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decades of  research  into  the development of anti‐adhesive  coatings.  In  this chapter we 
postulate that whereas anti‐adhesive coatings may be of value for particular applications, 
such  as urinary or  intravenous  catheters,  contact  lens  cases,  and  voice prostheses,  the 




adhesive  and  anti‐microbial  functionalities,  promote  a  proper  immune  response,  and 














mode of growth such as  that  typical on an  implant surface. Similarly,  the  removal of an 
infected, temporary percutaneous device, such as a central intravenous catheter, poses a 





biofilms  has  grown  rapidly.  Substratum  surface  properties  like  charge  [1‐3], 
hydrophobicity  [4‐6],  and  roughness  [7‐9] are now  known  to be major determinants of 
bacterial  adhesion.  Positively  charged  surfaces  usually  stimulate  bacterial  adhesion, 
because most bacterial strains carry a net negative cell surface charge  [10]. However, at 
the same time, substrata carrying a positive surface charge through immobilization of, for 
example,  quaternary  ammonium  compounds  are  known  to  become  bactericidal  upon 
contact [11, 12]. Acid‐base interactions form the basis for the hydrophobicity of bacterial 
cell  and  substratum  surfaces  [13].  They  also  play  a  role  in  bacterial  adhesion  and, 
depending on the environmental conditions, can increase or decrease bacterial adhesion. 
Often hydrophobic surfaces attract equal numbers of adhering bacteria as do hydrophilic 
surfaces,  but  they  appear  free  of  biofilm  after  several  hours  or  days  under  fluctuating 
environmental  shear  conditions  [14].  Similarly,  surface  roughness  has  an  effect  on 
bacterial  adhesion, but  this depends on  the  scale of  the  roughness.  Some  studies have 
demonstrated that roughness on a scale much smaller than bacterial dimensions does not 
influence  adhesion  [15,  16],  but  other  studies  have  shown  that  even  nanometer‐scale 













catheters, contact  lens cases, and voice prostheses, an anti‐adhesive  functionality  is not 
sufficient  for  totally  internal,  permanent  implant  coatings  like  vascular  grafts,  surgical 
meshes, and hip or knee prostheses. Tissue  integration has been described  to offer  the 
best  protection  of  such  implants  [19,  20].  However, many microbial  strains  known  to 
cause  BAI,  adhere  to  the  same  serum‐  or  plasma‐coated  surface  receptor  sites  as  do 
mammalian cells  [21], and  they can  thus colonize unmodified  implant  surfaces. When a 
coating  is applied  to  such a surface, however,  the anti‐adhesive  functionality  is  typically 
not  limited  to microorganisms but also  to mammalian  cells. Hence, many anti‐adhesive 
coatings, while successfully repelling bacteria also repel the desirable tissue cells. 
 
Since  anti‐adhesiveness  is  never  absolute  and may  involve  at  best  a  2  or  3‐log  units 
reduction  in  the  number  of  adherent  bacteria,  implant  surfaces  can  still  become 
contaminated  during  surgery  and  hospitalization  or  become  colonized  by  blood‐born 
organisms  from  infections  elsewhere  in  the  body  when  not  fully  tissue  integrated. 
Furthermore,  the  natural  defenses  offered  by macrophages  are  often  frustrated  in  the 
presence of a biomaterial, and macrophages are thus  less able to eradicate the  infecting 
organisms.  Consequently,  in  addition  to  anti‐adhesive  functionalities,  antimicrobial 
functionalities are desirable attributes for an  implant coating, as well  [22]. Antimicrobial 








receive  biomaterial  implants  do  not  suffer  adverse,  long‐term  effects  due  to microbial 
interactions  with  the  implant.    However,  the  consequences  when  BAI  does  occur  are 
severe.    There  can  be  substantial  patient  discomfort,  complications  that  can  lead  to 
significant morbidity  or mortality,  significant  stress on physicians  and medical  facilities, 
and  a  huge  financial  burden  on  the  health  care  system.    Clinically  speaking,  the major 
difference between revision patients receiving a secondary implant after BAI and primary 
implant  patients  receiving  their  first  implant  is  that  in  revision  surgery  the  tissue  is 
compromised by  infecting organisms  [23]. Clearing the  infection  from surrounding tissue 
requires high  local antibiotic concentrations, which can often be achieved by antibiotic‐
releasing beads, spacers, and sponges [24].  Thus, while antibiotic‐release implant coatings 
can benefit primary orthopedic  implants  [25], such coatings are particular  important  for 
implants used  in  revision surgeries, and  revision patients after BAI may  require coatings 
with different functionalities than those used in a primary implant. 
 
In  this  chapter we  first  briefly  review  past  developments  of  biomaterials  coatings  and 
discuss their advantages and disadvantages. We argue that mono‐functional coatings are 
applicable only  for  certain applications and  the  community must  look beyond  these  for 
greater  success  in  applications where  an  implant  cannot be  easily  removed  and where 
mammalian cells and microbial cells compete for surface colonization.  Effective, infection‐
resisting permanent  implants will  require multi‐functional  surfaces  that:  (i) are not only 
anti‐adhesive and antimicrobial but also  stimulate  tissue  integration;  (ii) do not hamper 









































(+)  good  adhesion  and  spreading of  tissue 
cells 
(‐)  many  bacterial  strains  use  the  same 































(+)  high  burst  release  of  antibiotics  in 
surrounding tissue 





(+)  high  burst  release  of  antibiotics  in 
surrounding tissue 















taking  lessons  from  nature,  we  postulate  that  the  ideal  biomaterials  coating  should 










Poly(ethylene  glycol)  (PEG)‐based  coatings  are  highly  hydrated  gel‐like  structures  that 











Figure  1  Schematic presentation of  a monolayer PEG  coating: mushroom  conformation 
(left) and brush conformation (right).  
 
Since  PEG‐based  coatings  have  superior  anti‐adhesive  properties  and,  importantly,  also 
allow  for enhanced macrophage mobility,  they are  increasingly being used as a  starting 
point  for  adding  other  functionalities.  Among  these  are  antimicrobial  character  and/or 
tissue‐integrating  factors.  In  the  design  of  a  multifunctional  PEG‐based  coating,  the 
difference  in dimensions between mammalian cells  (average  range  from about 10  to 50 
µm depending upon their degree of spreading) and bacteria (on average having a diameter 
of  around  1  µm)  needs  to  be  taken  into  account.  Antimicrobial  or  tissue‐integrating 




Figure  2  Schematic  presentation  of modified  PEO  polymer  chains  combining microbial 
repellency  with  cell‐adhesive  functional  groups.  The  distance  between  the  functional 








log  units  reduction  in  initial  adhesion,  significant  numbers  of  biofilms  can  nevertheless 
form  [60].  Conjugation  of  lysozyme  to  PEG‐molecules  and  coating  of  silicone  rubber 
surfaces with 68/32% PEG/lysozyme has yielded a bi‐functional polymer brush, possessing 




The  anti‐adhesiveness  of  PEG‐based  coatings  extends  to mammalian  cells.  In  order  to 
prepare bi‐functional coatings which prevent microbial adhesion while  supporting  tissue 
cell  growth,  a  biologically  inert  poly(L‐lysine)‐graft‐poly(ethylene  glycol)  (PLL‐g‐PEG) 










PEG‐based  submicron‐sized,  non‐adhesive  microgels  patterned  on  an  otherwise  cell‐
adhesive surface have recently been described as another example of a bi‐functional, anti‐















Figure 3 Scanning electron microscope  image of a mammalian  cell  spreading on a PEG‐
microgel patterned surface with an inter‐gel spacing of 1.5 μm. Dotted structures are PEG‐





for  the  prevention  of  biomaterials‐associated  infection.  Most  are  based  on  reducing 
bacterial adhesion and the subsequent formation of surface‐attached biofilms. While such 
coatings  are  useful  in  certain  applications,  there  has  been  a  general  lack  of  clinically 
favorable  outcomes when  using  these  coatings  on  internal  biomedical  devices  such  as 
implanted  prostheses.  Applications  such  as  these, which  are meant  to  be  both  totally 
internal  and  permanent,  require  more  cleverly  designed  coatings  possessing  multiple 
functionalities. Importantly, this approach represents a significant paradigm change from 
one  where  coatings  are  designed  to  reduce  infection  by  minimizing  all  biological 





bacteria  are  simultaneously  killed  or  blocked  from  the  surface.  Such  an  approach will 
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have  been  increasingly  used  to  control  interactions  between  surfaces  and  biological 
structures  such  as  proteins  and  cells.  However,  little work  has  been  done  to  optimize 
electron‐beam exposure conditions  for patterned gel  formation. We used a combination 
of experimental  investigations and Monte Carlo simulations  to explore  the properties of 
poly(ethylene glycol) (PEG) as negative electron beam resist to control protein adsorption. 
PEG  gels were  patterned  onto  Si  surfaces  using  focused  electron  beams with  electron 
energies  ranging  from  2  to  30  keV  over  a  dose  range  of  0.005‐500  fC/point.  Both  the 
incident beam energy and the exposure dose affect electron scattering  in the  resist and 
the  substrate.  Immunofluorescence  imaging proved  that electron‐beam  scattering could 
generate a thin layer of lightly crosslinked PEG which largely extend the interactive volume 
excluded from normal measurement for surface architecture. High  incident beam energy 
as  30  keV  significantly  minimized  forward  scattering  on  our  thin  PEG  film  (120  nm), 
consequently  provide  PEG  gel  with  small  interactive  volume  at  lower  electron  doses. 
Although low electron energy (< 5 keV) is not a good option for industrialized lithography 








how  synthetic  surfaces  interact  with  physiological  systems  [1‐3]  has  motivated 
tremendous interest in various surface‐patterning technologies in the context of biological 
applications [4‐7]. Among these patterning technologies, electron beam lithography (EBL) 
is often used  in much  the  same ways  in  the  semiconductor‐device  industry. Namely,  a 
polymer  resist  film  is used  as  a medium  to  record  a pattern  created by  electron beam 
exposure  and  transfer  that  pattern  to  an  underlying  substrate.  Increasingly,  EBL 




In  general,  EBL  is  an  attractive  surface‐patterning  technology  because  of  its  ability  to 
achieve patterns directly from a user‐specified image without the need to create a mask [8, 
9]. In its simplest embodiment, energy imparted by incident electrons onto a polymer film 
causes  either  e‐beam‐induced  polymer  chain  scission  and  increased  solubility  (positive 
resist)  or  cross‐linking  and  reduced  solubility  (negative  resist).  A  continuous  string  of 
developments  since  the  conception  of  e‐beam  lithography  in  the  1960’s  involving  the 
electron‐optical  systems,  the  optimization  of  exposure,  and  the  development  of  high‐
sensitivity photoresists has made this technique routine in many laboratory environments. 
In bio‐relevant applications, the established exposure principles and practical experience 




for example, have previously demonstrated  that PEG  films  can be e‐beam processed  to 

















particularly  interested  in the  low‐keV experiments because of the opportunities to make 
exposures  on  electrically  nonconductive  substrates  such  as  glass.  10  keV‐100  keV  are 
typical of the more common electro‐optical systems used for lithographic processing. We 
study  incident  doses  that  vary  over  many  orders  of  magnitude  and  find  significant 
variations in the resulting dry‐film thicknesses as a function if incident energy suggesting a 
rich  interplay between chain scission and crosslinking. Importantly, proximity effects due 
to electrons backscattered  from  the underlying  inorganic substrate can cause significant 
radiation  chemistry  in  regions  many  tens  of  nanometres  or  more  from  the  point  of 






electron‐optical  aberrations  and, more  importantly,  scattering  of  electrons  in  the  resist 













A well‐focused electron beam  typically has  a Gaussian  intensity distribution with a  full‐





treated  separately  and  modelled  by  Gaussian  distributions.  Beam  broadening  due  to 
forward scattering (red) is caused by small angle scattering of electrons as they penetrate 
the resist. It can be minimized by using a thinner resist (e.g. < 0.1 µm) and/or by applying 
higher accelerating voltages. Backscattering  (blue) corresponds  to  the  large‐angle elastic 
scattering  of  electrons  generated  by  electron  collisions with  the much  heavier  atomic 
nuclei of  the  substrate beneath  the  resist. These electrons  retain most of  their energy, 
which  is also responsible for energy deposition  inside the resist, but they can travel back 
through  the  resist  at  a  significant  distance  from  the  incident  beam  and  thus  cause 






is  not  part  of  pattern  features.  However,  after  solvent  development  (Figure  1C), 
artefactual  structure  caused  by  the  proximity  effect  can  remain  on  the  substrate.  This 
structure can have a significant effect on the biointeractive properties of a surface, and we 
aim  to  find out how  the energy deposited by  the primary beam,  the  forward  scattering 
and the backscattering control the protein adsorption on a patterned surface.  
 




the  minimum  effective  exposure  point  dose  is  0.1  fC,  which  means  enough  PEG 
macromolecules have been crosslinked to form a gel and bind that gel onto the substrate. 
From the table inset in Figure 2, we can see that the minimum dose increased 10 times as 
the  electron  energy  increased  from  2  keV  to  30  keV  because  electrons  in  the  1‐3  keV 
regimes deposit most of  their  energy within  the  resist  and  create maximum density of 
crosslinking.  
 
We  further  studied  the  swelling  properties  from  both  vertical  and  lateral  directions  by 
using Atomic Force Microscopy  (AFM, Figure 3). Lower doses generate a  lower crosslink 
density  and,  thus,  a  higher  vertical  swelling  ratio.  However  lateral  swelling  is  not  as 
significant as vertical swelling. Krsko et al.  [21]  reported  for  the  first  time using e‐beam 
lithography to pattern PEG, and similar swelling properties were found for a PEG gel pad 
of 5.4 µm × 5.4 µm. For PEG gel pad the swelling was much more significantly due to the 





















et al.  [22] has shown that, measuring the  local  friction  force,  lateral  force  imaging could 
provide  the atomic  resolution on mica  to  investigate  surface  contamination,  interaction 
forces and chemical speciation. As shown  in the upper panel of Figure 4, PEG gel arrays 
(3x3) were  generated with  the  same point dose of 100  fC but under different  incident 
beam  energies  (2,  10,  30  keV).  The  lateral  force  images  were  obtained  while  the 






the  hydrophobic  forces  (normally  contribute  to  large  contrast  area)  especially  on  the 
image of 10 keV gels. Hay et al. and Noy et al. demonstrated  that  the conditions under 
which  the  imaging  is performed are  important  [23, 24], and a controllable environment 
can  produce  rationally‐interpretable  image  contrast.  Although  image  contrast  can  be 
affected  by  various  controllable  factors  such  as  whether  the  samples  are  held  in  an 
aqueous environment, medium pH  value and  tip  functionalization,  it  reflected different 
composition  between  regions.  Similar  with  Rozsnyai  and Wrighton    observations  that 
topographical  image can fail to distinguish patterns with different functional groups [25], 
the  image contrast  could only be detected by  lateral  force  imaging  in our experimental 
results.  The  brighter  regions  surrounding  PEG  gels  represent  higher  friction  between 
normal AFM Si3N4  tip and  the  silicon  surface, while  the darker halo  represents  surface 
covered by a PEG thin layer. We do observe contrast in the middle of each gel which is the 








30 keV). Assuming a  threshold energy deposition  for crosslinking of 5 eV nm‐3  [26], only 
energy deposited enough for crosslinking were demonstrated here (> 5 eV nm‐3). We can 
see  that  at  2  keV,  almost  no  backscattering  was  observed,  and  most  of  the  energy 
deposited  in  this PEG  layer was  from primary beam and  forward scattering. For 10 keV, 
there is significant elastic scattering in the Si substrate which extended the resist exposure 
distances when backscattered e‐ emerge from the substrate and redeposit energy to the 






case of 30 keV  irradiation, there  is a slight contrast change  in some regions surrounding 
the gels  formed by primary beam  crosslinking  (forward  scattering within  the PEG  resist 
can be largely reduced due to the high incident beam energy) in the AFM image. We can 
also see a much  less dense distribution of energy scattered  in the simulated modulation. 















beam energies  (2  keV, 10  keV,  and 30  keV) with a point dose of 100  fC  (upper panel). 








silicon  substrate.  In Figure 5, green area  represents Fn adsorption and black  represents 
PEGylated surface. We first notice that the lightly crosslinked regions repel Fn. This lower 

















created  highly  cross‐linked  cores  in  the  center  of  each  gel.  Protein  adsorption  on  the 
centers can be observed at point dose of 100  fC and  is particularly clear at 1000  fC. We 
cannot detect the same high cross‐linked cores  in the 10 keV case, because, as shown  in 
Figure 4, the forward scattering was reduced and may be beyond the detection limit. Also 
there was  potential  that  at  such  high  resolution,  the  relatively  small  fluorescent  signal 
differences can easily be reduced during scanning. This is one of the common constraints 




distribution as  shown  in  the  simulation  (Figure 4)  still caused  low‐crosslinking PEG  layer 
which was protein repulsive. Both the AFM imaging and Monte‐Carlo simulation at 30 keV 
(Figure 4) showed that primary electrons with high  incident energy narrowed the size of 







awareness  when  using  high  incident  beam  energy  in  order  to  get  ultra‐fine  surface 




incident  beam  energy  (2  keV)  with  lower  exposure  dose  (<  100  fC/dot)  would  be  an 







































mm)  were  cleaned  and  vinyl‐silane  modified  using  the  same  procedure  as  described 
before [9, 21]. Briefly, Si were sonicated in ethanol (96%) for 5 min and then dried with a 
nitrogen gas stream.  In a second cleaning, Piranha etch solution  (3:1 98% sulphuric acid 











The  thickness  of  dry  PEG  films  after  spin  casting was measured with  ellipsometry  for 
multiple  samples  (>  3). Measurements  of  dry  film  thicknesses were  performed  using  a 
custom‐built, single‐wavelength, phase‐modulated ellipsometer at 65° angle of incidence. 




Patterning  was  performed  under  the  exposure  of  electron  beam  in  a  FEI  Helios 
scanning  electron microscope with  Nanometer  Pattern  Generation  System  (Nabity) 
system  [30].  This  software  controlled  the  properties  of  the  surface‐patterned  PEG 
hydrogels by delivering radiative energy  in terms of dwell time. The point dose (dose 
per  single microgel) was  calculated  according  to  equation:  Point dose D=It, where  I 




were  stored under  vacuum  (~10‐3 Torr)  for 2 h. Two  sets of patterns were designed 
with DesignCAD. The one with dot arrays of 5  5 gels  (3 µm apart) was  for gel  size 
measurement. With  square  fiducial mark  outside  the  arrays  of  single  gels, we  can 
easily define  the diameter of  single gels by AFM after  the  solvent development and 
evaporation. The exposure point doses were from 0.005 to 500 fC. The other pattern 
was designed as 200 µm ×200 µm squares of dot arrays of also 3 µm apart for protein 
adsorption  experiments  and  the  immunofluorescence  assays.  For 30  keV we  used  5 
µm  as  intergel  spacing  to  better  define  the  backscattering  edge  because  at  3  µm 








SEM  (scanning  electron microscope)  imaging was  done with  same  FEI  Helios  Dual‐
Beam  FIB‐SEM  used  to write  the microgel  patterns with  fresh  specimen  fabricated 
only for the use of SEM imaging. Quantitative measurements of the gel height using a 
NanoScope  IIIa  scanning  probe  microscope  in  contact  mode  (Digital  Instruments, 
Veeco  Metrology  Group)  employed  Veeco  Nanoprobe  tips  (model  NP‐20).  When 
making these height measurements, specimens were mounted in a Digital Instruments 
liquid  cell.  Gel  heights were  first  determined  from microgels  in  the  dry  state.  The 
liquid cell was then filled with deionized water, and measurements of the gel height in 
the  hydrated  state  were  made  after  equilibrating  the  specimen  in  water  for 
approximately 10 min. The AFM imaging force was minimized to limit the deformation 








a  single point,  (0, 0, 0), by as many as 624, 000 electrons  (about 100  fC), each with an 
energy of 2  keV.  Single‐electron  trajectories were  followed with decisions  of  scattering 




















weight,  instantaneous  energy,  and  mean  ionization  potential,  respectively.  Individual 
electron trajectories were followed until the electron energy fell below a threshold of 50 
eV or until an electron  reached  the  top  surface of  the  specimen,  (x,  y,  z = 0), where  it 












temperature  followed by  rinsing with PBS  for 3  iterations of 5 min each. The specimens 
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interactions  with  tissue.  However,  surfaces  that  stimulate  desirable  mammalian  cell 




sized,  non‐adhesive  microgels  patterned  on  an  otherwise  cell‐adhesive  surface. 
Quantitative  force  measurements  between  a  staphylococcus  and  a  patterned  surface 
show that the adhesion strength decreases significantly at  inter‐gel spacings comparable 
to  bacterial  dimensions.  Time‐resolved  flow‐chamber  measurements  show  that  the 
microbial deposition rate dramatically decreases at these same spacings. Importantly, the 
adhesion and spreading of osteoblast‐like cells  is preserved despite the sub‐cellular non‐
adhesive  surface  features.  Since  such  length‐scale‐mediated  differential  interactions  do 










Restoration  of  human  function  using  implantable  biomedical  devices  and  prostheses  is 
indispensable  to modern medicine,  and  the  surfaces  of modern  biomaterials  are  now 
highly  engineered  to  regulate  their  interactions  with  physiological  systems.  However, 





system  [5‐9].  While  antibiotics  can  mitigate  the  short‐term  symptoms  of  systemic 
infection, they are usually unable to resolve the localized biomaterials‐associated infection.  
In such cases,  the  implant  is  removed,  the  infection  is  resolved over periods of week  to 
months, and a revision surgery, with a higher probability of re‐infection, is performed in a 
site with  less native tissue [10‐12]. Biomaterials‐associated  infection  is a concern with all 
biomedical devices that contact tissue and is usually assumed as a given in cases involving, 
for  example,  long‐term  percutaneous  structures  or  serious  trauma  involving  large  and 
contaminated  wounds.  The  general  problem  is  being  increasingly  exacerbated  by  the 
growing  preponderance  of  antibiotic‐resistant  bacteria  and  the  concomitant  decline  of 
new antibiotic development [13, 14]. 
 
Surface modification  to mitigate  bacterial  colonization  has  largely  followed  one  of  two 
routes. The first incorporates antimicrobials by various drug‐delivery mechanisms  [15‐17]. 
Such an approach, however, must determine a priori  the appropriate antimicrobial and 
often  delivers  it when  not  needed,  thus  promoting  antibiotic  resistance.  Consequently 
there  is  a  growing  focus  on  alternatives  involving,  for  example,  metal  ions,  cationic 
peptides, and quorum‐sensing  targets. A second  route concentrates on  the modification 
of  the  surface  itself, much of which has  focused on  antifouling  coatings. Among  these, 








they  also  resist  mammalian  cell  adhesion  (Figure  1B).  Thus,  while  they  can  mitigate 
biomaterials‐associated infection, they simultaneously compromise healing.  
 






A  fundamental problem  in biomaterials  science  centers on how  to  create  surfaces  that 
differentially  interact  with  different  cell  types.  In  the  case  of  biomaterials‐associated 
infection,  this  problem  sharpens  to  the  question  of  how  to  create  a  surface  that 
differentially promotes  interactions with desirable mammalian cells while simultaneously 









focal  contacts  [26].  In  contrast,  microbes  have  well‐defined  shapes  and  are  a  few 
micrometers  or  less  in  size.  In  particular,  the  staphylococci  most  often  implicated  in 
biomaterials‐associated infection – Staphylococcus epidermidis and Staphylococcus aureus 
‐ are spherically shaped with diameters of about 1 µm and have relatively rigid cell walls. 
Combining  these  differences  with  emerging  concepts  of  surface  patterning  and 
compartmentalization [27, 28], we hypothesize that a surface whose cell adhesiveness  is 
laterally modulated  at microscopic  length  scales  will  enable mammalian  cell  adhesion 
while  reducing microbial  adhesion  (Figure  1C).  Using  a  combination  of  electron‐beam 
surface patterning, quantitative staphylococcal‐surface adhesive force measurement, and 
in  situ  characterization  of  microbe/osteoblast  surface  colonization,  we  show  this 
hypothesis  to  be  true:  laterally modulated  adhesiveness  significantly  reduces microbial 
colonization,  in  the  absence  of  antibiotics,  when  the  spacing  between  non‐adhesive 
features  is comparable  to microbial dimensions  (1‐2 m), while osteoblast‐like cells can 








function of  inter‐gel  spacing,   Focused  electron beams  (e‐beams)  can  locally  crosslink 
PEG  films to  form surface‐bound microgels  [29‐31]. We have shown  that such gels resist 
nonspecific  protein  adhesion  [30,  31]  as  well  as  the  adhesion  of  S.  epidermidis  [32], 
astrocytes, and neurons  [33]. We have also previously  shown  that  the exposed  surface 
between  microgels  remains  adhesive  to  protein  adsorption  [31,  33].  Because  of  the 









the  direction  perpendicular  to  the  substratum.  Importantly,  the  irradiation  conditions 





hydrated  states  for  three  inter‐gel  spacings  ().  These  images  were  collected  in  non‐
contact mode using a Si3N4 tip. The surfaces were hydrated in PBS buffer. The lower plots 






atomic  force  microscope  was  used  to  measure  the  adhesion  force  that  an  S.  aureus 
bacterium feels as it interacts with a silanized glass surface modulated by PEG microgels. 
The probe was made by adhering S. aureus  to a poly‐L‐lysine‐treated AFM cantilever.  In 






patterned  surfaces, and  the adhesion  force was determined at each point  in  the  raster. 
Figure 2  (lower plots)  illustrates  the adhesion  force as a  function of  lateral distance  for 
surfaces with  = 0.5, 1.5, and 3.0 µm. The force is negligible between the bacterium and 
the  PEG microgels,  consistent with  the  non‐adhesive  characteristics  of  highly  hydrated 
PEG.  The magnitude  of  the  adhesive  force  increases  between  the  gels.  The maximum 
force  is tabulated  in Table  I as a function of  inter‐gel spacing.  It  is  lowest for  = 0.5 µm 
where the individual gels almost overlap. In this case, the bacterium is shielded from the 
glass  surface  by  the  intervening  PEG.  As    increases,  the  maximum  adhesion  force 
increases. For  between 1.0 and 1.5 µm,  the adhesion  force  increases  substantially.    It 









We used a parallel‐plate  flow chamber  to measure  the  initial deposition  rate of various 
microbes. Glass  slides were  prepared with  square  arrays  of  patterned  gels,  each  array 
having a fixed . Triplicate arrays with  ranging from 0.5 µm to 8 µm were patterned on 
the same substratum. Thus, the  interactions of a given microbe with a range of patterns 
could  be  evaluated  in  a  single  flow‐chamber  experiment.  Inocula with  fixed microbial 
concentrations were passed over  the  surface  for 3 h, and we measured  the number of 
adhering bacteria on each patterned array as a function of time. Nutrient‐free media were 
used to isolate microbial adhesion from growth.  
Inter-gel spacing (µm) 0.5 1.0 1.5 2.0 2.5 3.0 








min deposition  time  from an  inoculum of 3x106 bacteria/mL at a shear  rate of 11/s.  (B) 
The number of adhering S. aureus increases linearly with time for a given . The solid line 
is  a  linear  least  squares  fit  to  one  data  set.  (C)  A Weibull model  (lines)  of  normalized 
microbial deposition rate shows that surfaces with cell adhesiveness  laterally modulated 
over  microscale  distances  resist  microbial  adhesion.  Each  data  point  represents  the 













deposition  rate  from  the  slope  of  straight  lines  fit  to  such  data  (Figure  3B).  The  initial 
deposition  rate  on  the  unpatterned  glass  surface,  jo, glass , was  always  the  highest.  The 
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The solid lines (Figure 3C) represent Weibull fits, and Table II reports values of α and β for 
the  three data  sets. The Weibull  function has historically been used  to model  statistical 
phenomena  associated  with  random  events,  most  notably  for  instances  of  failure  in 
engineered systems, and  it provides two parameters,  and , which give further  insight 
into  the microbial  adhesion process.  The  scale parameter,  α,  represents  the    value  at 
which  the  initial deposition  rate  is 63.2% of  that  for unpatterned glass. The different  α 
values indicate that S. aureus and C. albicans are affected more strongly by the gels than S. 
epidermidis.  The  shape  factor, ,  exceeds  1  for  all  three microbes,  consistent with  our 
finding that the deposition rates increase with increasing . The fact that  is close to 2 is 
consistent with the idea that the adhesion rate is related to the available area of adhesive 
surface, since from eq. [2] it follows that  jo,  ( /) jo, glass.  Deviations from =2 again 
























human  cell  line  derived  from  osteosarcoma  cells  [34]  and  was  chosen  from  a  broad 
selection of human osteoblastic cell  lines used previously [4, 35].   Though there are well‐
known differences between  cancerous  and primary osteoblastic  cells, Clover et al.  [36] 
have  demonstrated  that  osteosarcoma  cell  lines  exhibit  meaningful  osteoblastic 
phenotypes.  For  our  experiments,  these  mammalian  cells  were  suspended  in  culture 
medium  to  enable  both  adhesion  and  spreading. After  a  deposition  period  of  1.5  h  to 
allow  for  static U2OS binding,  cell‐free medium was passed  through  the  chamber. Our 
analysis concentrated on 1.5 h and 48 h to assess the initial adhesion and cell spreading, 
respectively. Figure 4 shows  typical  image data’' demonstrating  the very different U2OS 
behaviour when  interacting with surfaces patterned with microgels at different  inter‐gel 
spacings.  The  cells  clearly  adhere  to  the  surrounding  unpatterned  surface.  They  are 
completely absent  from surface with  = 0.5 µm. SEM  imaging  (Figure 5A) confirms  this 








S. epidermidis 15 ± 3 1.2 ± 0.2 1.3 ± 0.06 
S. aureus 46 ± 20 2.6 ± 0.2 1.7 ± 0.02 









chamber;  Bottom:  fluorescent  microscope  images  showing  the  nuclei  (blue)  and 
cytoskeletal actin (red). 
 
Figure 5 Scanning  electron 
micrographs  showing  that  osteoblast‐
like U2OS  cells are able  to  (A) adhere 
and  spread  on  unpatterned  glass  but 
not  on  microgel‐patterned  surface 
with an  inter‐gel  spacing of =0.5 m 
located  in  the  right bottom  corner of 




PEG  microgels  at  sub‐cellular  length 
scales. Note  that  lamellapodia  extend 
over  and  between  non‐adhesive 







both 1.5  and 48 h.  SEM  imaging  (Figure 5B)  shows  that  the  cells  are  able  to  grow and 
spread over the non‐adhesive microgels.  
 
Time‐resolved  measurements  further  capture  the  dynamics  of  mammalian‐cell 






In contrast,  the number of cells on  the  = 1.0 µm surface  remains high after 48 h. The 
effect  is even more pronounced  for surfaces with  = 1.5 µm and above,  indicating that 
both  the  fraction of adhesive area and  its  spatial distribution  are  sufficient  to promote 




insight  into  the  spreading  behaviour.  The  fraction  for    =  0.5 µm decreases with  time, 












percent  surface  coverage  by  adhering  U2OS  cells  immediately  after  seeding  at  1.5  h 
(white)  and  after  48  h  (grey)  of  growth  on  gel‐patterned  glass.  *Indicates  a  significant 
difference (p<0.05) from 1.5 h. 
 
Our  findings  that  osteoblast‐like  cells  are  able  to  adhere  to  a  surface with modulated 
adhesiveness  are  consistent with  a  number  of  studies  showing  similar  results  involving 
different mammalian cells and different patterning methods. For example, Chen et al. [37] 
used  soft  lithography  to  pattern  circular  fibronectin  patches  5  µm  in  diameter  and 
separated  from  each  other  by  PEGylated  thiols  at  inter‐patch  distances  of  10  µm. 
Fibroblasts  could  adhere  to  these  modulated  surfaces  and  cellular  vinculin  was  co‐
localized with the patterned fibronectin, indicating that focal adhesions could form on the 
adhesive patches and  the cells could bridge  the  intervening non‐adhesive  regions. More 
recently, Spatz et al. [38, 39] have studied the dynamics of integrin‐mediated mammalian‐
cell  binding  and  focal‐contact  formation  on  surfaces  with  nanoscale  modulations  of 
adhesiveness provided by RGD‐functionalized gold nanoparticles in clusters of controllable 











We  have  studied  both mammalian  cell  and microbe  response  to  surfaces  intermediate 
between  the  two  extremes  of  fully  adhesive  and  fully  repulsive.  Our  experimental 
platform provides for a controllable area fraction and spatial distribution of non‐adhesive 
microgels on  an otherwise  cell‐adhesive  surface. We  attribute  the differential  response 




Flow‐chamber measurements  indicate  that microbial  adhesion  is  very  strongly  reduced 
when  the  spacing  between  microgels  is  approximately  1.5  µm  or  less.  AFM  force 
measurements  show  that  this  spacing  is a  critical one, below which  the adhesion  force 
between  the  surface and an  individual bacterium  substantially decreases.  Staphylococci 
are approximately 1 m  in diameter and spherical, and they have highly crosslinked and 
relatively  rigid  cell walls.  The  fact  that  staphylococcal  adhesion  decreases  substantially 
when they sense non‐adhesive features at spacings comparable to their own dimension is 
consistent with the  idea that reconfiguring their shape to better access exposed patches 
of  cell‐adhesive  surface  is  energetically  unfavorable.  Interestingly,  Candida  albicans 
exhibits  similar  adhesive  behavior  despite  the  fact  that  it  is  physically  larger  than  S. 
epidermidis and S. aureus and could be perhaps expected to show a decreased adhesion 
rate at  correspondingly  larger microgel  spacings. We  attribute  this behavior  to  the  fact 
that the surface of C. albicans  is decorated with cell surface structures  [44] that afford a 







microgels  patterned  at  inter‐gel  spacings  of  1  m  or more,  including  the  range where 
staphylococcal adhesion is substantially reduced. In contrast to the highly crosslinked cell 
walls  of  Gram‐positive  bacteria,  the  membranes  of  mammalian  cells  are  highly  fluid.  
Furthermore,  such cells adhere  to  surfaces via clusters of  transmembrane  integrins  that 
ultimately develop into focal contacts and focal adhesions whose dimensions can be in the 
range of tens to hundreds of nanometers. Consistent with published reports establishing 









of  cells.  By  reducing  the  probability  of  microbial  adhesion,  such  a  surface  can  both 
minimize  biofilm  formation  and  force  bacteria  at  a wound  site  to  reside  planktonically 
where they can be effectively cleared by the innate immune system. In the particular case 
of  osteoblast‐like  mammalian  cells  and  staphylococci,  this  finding  has  important 
technological implications for a broad range of orthopedic implant materials, which must 




















crosslink  the  PEG.  The  crosslinking  of  PEG  under  such  e‐beam  irradiation  has  been 
attributed to a free‐radical polymerization mechanism after  ionization of C‐H bonds [[27, 
45]].  After  exposure,  the  slides were washed  in  de‐ionized water  (30 min)  to  remove 
unexposed  PEG.  The  resulting  surface  consisted  of  surface‐bound microgels  separated 
from  each other by  silanized  glass.  Patterns were made  as 200  μm  × 200  μm microgel 
arrays. Within a given array,  was  fixed. Three  identical copies with a particular  were 
created  on  each  substratum.  Arrays  sampling  inter‐gel  spacings  from  0.5  ‐  8  µm were 
patterned on the same substratum. Each array was separated from an adjacent array by 







ATCC  35983.  For  each  flow‐chamber  experiment  a  colony  from  an  agar  plate  was 
inoculated into 10 mL of tryptone soya broth (TSB), cultured for 24 h at 37 ºC, and used to 










































U2OS adhesion and spreading on patterned substrata were studied by  in situ  imaging  in 










After  48  h  the  substratum  was  removed.  Substrata  were  fixed  in  30  mL  of  3.7% 
formaldehyde in cytoskeleton stabilization buffer (CS; 0.1 M Pipes, 1 mM EGTA, 4% (w/v) 
PEG 8000, pH 6.9). After 5 min, this fixation step was repeated. Slides were then incubated 
in  0.5%  Triton  X‐100  (3  min),  rinsed  with  PBS,  and  stained  for  30  min  in  5  mL  PBS 
containing 49 µL DAPI and 2 µg/mL of TRITC–Phalloidin. After 4x wash  in PBS, the slides 
were examined by  fluorescence microscopy  (Leica DM 4000B). The number of adhering 
















the cantilever was dipped  in bacterial  suspension  (1 min). Bacterial probes were  freshly 
prepared for each experiment. The bacterial probes usually yielded single‐cell contact with 
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to  not  simply  create  surfaces  adhesive  or  repulsive  to  all  cells  but  to  instead  develop 
surfaces  that  simultaneously  resist  bacterial  adhesion  and  promote  mammalian  cell 
adhesion/spreading.  Such  differentially  adhesive  surfaces  are  possible  by  laterally 
modulating cell adhesiveness over length scales comparable to bacterial dimensions.  Here 
we advance  this  concept under  the more  rigorous  condition where modulated  surfaces 
were pre‐exposed to fibronectin (Fn) and probed by a Fn‐binding Staphylococcus aureus.  
Non‐adhesive  poly(ethylene  glycol)  microgels  were  patterned  at  inter‐gel  spacings 
between  0.5  ~  3.0  m  on  glass,  and  Fn  adsorbed  to  the  exposed  glass  surface.  
Quantitative measurements  using  an  atomic  force microscope with  a  single‐bacterium 
probe  showed  that  the  adhesion  force  between  S.  aureus  and  a  modulated  surface 
increased  substantially when  the  surface was  coated  with  Fn  but  still  decreased  with 
decreasing  inter‐gel spacing.   Time‐resolved  flow‐chamber measurements also showed a 
decrease  in  bacterial  adhesion  rate  with  decreasing  inter‐gel  spacing.  Nevertheless, 
osteoblasts could bind  to modulated  surfaces despite  the non‐adhesive microgels.   Pre‐
exposure to Fn substantially amplified this effect. In a 48 h culture, Fn enabled osteoblasts 
to both adhere  to and  spread on  surfaces with microgels patterned as closely as 1 m. 
Thus,  even when  the  adhesiveness of  a modulated biomaterials  surface  is  increased,  a 







Infection  is a primary  risk  factor during  surgery, and  it  is a particular concern when  the 





and  these  infections are ultimately  related  to how a biomaterials  surface  interacts with 











for  little or no tissue  integration. This  implies that modifying a biomaterials surface with 
non‐adhesive surface  functionalities,  in general,  is not sufficient to both  inhibit  infection 
and  simultaneously promote healing, and  it explains  the  general  lack of  success of  this 




cell  adhesion  and  spreading  largely  through  the  transmembrane  integrin‐receptor 
pathway. However, many bacterial strains use the same ligand‐receptor moieties provided 






bacteria.  There  is  thus  increasing  interest  in  creating  surfaces  between  these  two 
extremes of fully repulsive and fully adhesive as a means by which to promote differential 




Recently we have  realized a bi‐functional  coating based on  the concept of  length‐scale‐
mediated  differential  cell  adhesion  [10].  Using  electron‐beam  lithography,  submicron‐
sized,  non‐adhesive  poly(ethylene  glycol)  (PEG)  microgels  were  patterned  on  glass 
surfaces.  Time‐resolved  flow‐chamber  measurements  showed  that,  relative  to 
unpatterned  controls,  microbial  deposition  rates  and  adhesion  forces  dramatically 
decreased at inter‐gel spacings comparable to the microbial dimensions. Importantly, the 
adhesion and spreading of much larger osteoblast‐like cells was preserved at these inter‐
gel  spacings, despite  the presence of  sub‐cellular, non‐adhesive  surface  features. While 
this previous work was able to successfully demonstrate differential mammalian cell and 
microbial interactions with a surface whose cell adhesiveness was laterally modulated by 
non‐adhesive microgels,  it did not address how  these  interactions would be affected by 
simultaneous modulations  in  the  cell  adhesiveness  of  the  underlying  glass  substratum. 
Because of the conditioning films that form from the adsorption of proteins from plasma 
or  serum,  the  surfaces of  implanted biomaterials provide  a  range  of  adhesion  sites  for 
both bacteria and mammalian cells in their race for the surface [7].  
 
This  study  investigates  whether  the  mechanism  of  length‐scale‐mediated  differential 
adhesion,  as  constituted  by  PEG–microgel  patterns,  is  sufficiently  robust  to  discourage 
bacterial adhesion, yet still promote interactions with mammalian cells, in the presence of 

















rinsed  and  exposed  to  an  O2  plasma  prior  to  silanization with  2%  [v/v]  vinyl‐methoxy 
siloxane  (Gelest, Morrisville,  PA,  USA).  A  solution  of  2 wt%  PEG  (6  kDa;  Fluka,  Sigma‐
Aldrich, USA) in tetrahydrofuran was used to make thin films by spin casting on the glass 
slides.  The  film  thickness  after  solvent  evaporation  was measured  to  be  ~120  nm  by 
ellipsometry. 
 
PEG  was  locally  crosslinked  during  e‐beam  lithography  [12,  13]  using  a  Zeiss  Auriga 
scanning electron microscope (SEM) operated at 2 kV. After e‐beam exposure, the slides 
were washed in Milli‐Q water for 30 min to remove unexposed PEG. The resulting surface 
consisted  of  surface‐bound  microgels  separated  from  each  other  by  silanized  glass. 
Patterns were made as 200 μm × 200  μm microgel arrays. Three  identical arrays with a 
particular  inter‐gel  spacing  (δ)  ranging  from  0.5  to  3  µm  were  patterned  on  each 
substratum. This range of inter‐gel spacings has previously [10] been shown to encompass, 
in  the  absence  of  pre‐adsorbed  Fn,  a  range  of  inter‐gel  spacings  at  which  bacterial 
adhesion  was  discouraged  while  leaving  mammalian  cell  adhesion  and  spreading 
unaffected. Each array was separated  from an adjacent array by a 100 µm wide strip of 
silanized glass. Some samples were imaged using the same Zeiss SEM used for patterning.  







A  0.05  mL  droplet  of  Fn  (25  µg/mL  human  Fn;  Sigma‐Aldrich  BV,  Zwijndrecht,  The 
Netherlands) was  placed  on  the  patterned  region  of  a  glass  slide  for  30 min  at  room 
temperature. Subsequently,  the entire slide was  immersed  in phosphate buffered  saline 
(PBS; 10 mM potassium phosphate and 0.15 M NaCl, pH 7) containing 1% BSA for 1 min to 
block non‐specific adsorption of proteins.  It was then rinsed three times  (5 min  for each 
rinse) with  PBS  containing  1%  BSA  solution  after which  primary  antibody  (rabbit‐anti‐
human fibronectin Ab, polyclonal, dilution 1:400) was adsorbed for 30 min and slides were 
again  rinsed  three  times  (5 min  for  each  rinse).  Finally,  a  second,  fluorescent  antibody 






Staphylococcus  aureus  8325‐4, which  possesses  FnBPs  (provided  by  T.J.  Foster, Moyne 
Institute  of  Preventive  Medicine,  Dublin,  Ireland),  was  used  in  this  study.  The 
staphylococci were maintained at ‐80 °C  in tryptone soy broth (TSB) (Oxoid, Basingstoke, 
United  Kingdom)  containing  7%  dimethyl  sulfoxide  (Merck,  Germany).  S.  aureus  were 
incubated on  TSB agar plates overnight  at 37  °C.  Subsequently, bacterial  colonies were 
pre‐cultured in 10 mL TSB overnight under constant rotation. Each pre‐culture was used to 
inoculate  a main  culture  in  190  mL  TSB.  After  approximately  2  h,  representing  early 
stationary  phase  bacteria  with  peak  expression  of  FnBPs  in  S.  aureus  8325‐4  [14], 
staphylococci were harvested by centrifugation at 6500g  for 5 min at 10  °C and washed 
twice in sterile PBS. Bacterial aggregates were broken by mild, intermittent sonication on 









S.  aureus  8325‐4 was  immobilized  on  tipless  atomic  force microscopy  (AFM)  V‐shaped 
cantilevers  (VEECO, DNP‐0)  via  electrostatic  interactions with poly‐L‐lysine  (PLL) using a 
method described previously [15]. A drop of PLL solution was placed on a glass slide, and 
the  tip  of  the  cantilever  was  dipped  in  the  droplet  for  1  min.  After  air‐drying,  the 
cantilever was  dipped  in  a  staphylococcal  suspension  for  1 min  to  enable  bacteria  to 
adhere  to  the  PLL‐treated  cantilever.  These  bacterial  probes were  freshly  prepared  for 
each experiment. The bacterial probes usually yielded single‐cell contact with a sample of 
interest.  Images with double  contour  lines  indicated  that  two bacteria adsorbed on  the 
cantilever  were  simultaneously  contacting  the  surface,  and  any  probe  exhibiting  such 




Force measurements were done at  room  temperature  in PBS  (pH 7.0) using a Bioscope 
Catalyst AFM with PeakForceTM Quantitative NanoMechanical Mapping software (Bruker). 
Each curve was analyzed for its maximum adhesion force. By collecting data from different 
specimen  locations, comparative values were derived by subtracting  the  forces  found at 
the  most  adhesive  (inter‐gel  regions  of  surface)  from  those  measured  on  the  least 




Bacterial  adhesion was  studied  in  a  parallel‐plate  flow  chamber  [16]  on  PEG‐microgel 
patterned  glass  slides, prior  to  and  after 30 min  Fn  adsorption. Bacterial  adhesion was 
monitored  by  digital  phase‐contrast  microscopy  (Olympus  BH‐2;  40x  objective).  After 
removing air bubbles by flowing PBS, S. aureus in PBS were perfused through the chamber 
at a shear rate of 11 s‐1 for 3 h at room temperature. Images were taken from each PEG‐






time. Straight  lines were  fit to these data to obtain the  initial bacterial adhesion rate on 
each  pattern  with  specific  δ, jo,  .  The  initial  adhesion  rate  on  the  unpatterned  glass 






















 exp1)(F    (2) 




U2OS  osteosarcoma  cells  were  cultured  in  low‐glucose  Dulbecco’s  Modified  Eagles 
Medium (DMEM) supplemented with 10% fetal calf serum (FBS) and 0.2 mM of ascorbic 
acid‐2‐phosphate. U2OS cells were maintained in T75 culture flasks at 37 °C in humidified 
5%  CO2  and  harvested  at  90%  confluency  using  trypsine/ethylenediamine–tetra‐acetic 
acid. The harvested cells were diluted to 6 x 105 cells/mL. U2OS is an immortalized human 
cell line derived from osteosarcoma cells and was chosen from a broad selection of human 
osteoblastic cell  lines used previously  [17].  It has been demonstrated that osteosarcoma 
cell lines exhibit meaningful osteoblastic phenotypes [18]. 
 
U2OS  adhesion  and  spreading  on  PEG‐microgel  patterned  surfaces  in  the  absence  and 
presence of a 30 min, pre‐adsorbed Fn treatment were studied by  in situ  imaging  in the 








adhesion.  Phase‐contrast  images were  taken  from  each  patterned  array  and  from  the 
surrounding silanized glass to determine the initial number of adhering cells per unit area 
and  the  total  surface  coverage  of  spread  U2OS  cells.  Modified  culture  medium 
supplemented with 2% HEPES buffer was then flowed at 0.14 s‐1 shear rate for 48 h. After 
48  h  the  substrata  were  removed,  fixed  twice  in  30  mL  of  3.7%  formaldehyde  in 
cytoskeleton stabilization buffer (CS; 0.1 M Pipes, 1 mM EGTA, 4% (w/v) PEG 8000, pH 6.9), 
incubated  in 0.5% Triton X‐100  (3 min), rinsed with PBS, and stained  for 30 min  in 5 mL 
PBS containing 49 µL DAPI and 2 µg/mL of TRITC–Phalloidin. After four washes in PBS, the 
slides were  examined  by  fluorescence microscopy  (Leica DM  4000B).  The  total  surface 




























Figure 1 Fn adsorption  (bright, green  fluorescence) on PEG‐microgel patterned  surfaces 
with  inter‐gel spacings of 0.5 μm  (upper  row) and 2 μm  (lower  row) at  low  (left panels) 




gel  spacing, but  it  remains  relatively  small even at an  inter‐gel  spacing of 3  μm.  In  the 
presence of adsorbed Fn, however, the adhesion force  increases strongly with  increasing 
inter‐gel  spacing.  Notably,  the  adhesion  force  to  the  pattern  with  the  3  μm  inter‐gel 
spacing  in  the  presence  of  adsorbed  Fn  is  around  five  times  higher  than  that  in  the 
absence of Fn. Scanned‐probe topographic images generated using a bacterial AFM probe 









different  inter‐gel  spacings  in  the  absence  and  presence  of  adsorbed  Fn.  Error  bars 
indicate  the  standard  deviations  of  measurements  using  three  different  patterned 
substrata probed by bacteria  from different cultures. The  insets are scanned‐probe AFM 




Figure  3  summarizes  the  kinetics  of  S.  aureus  8325‐4  adhesion  on microgel‐patterned 
surfaces. These experiments were performed  in  triplicate  for  specimens  in  the absence 
and presence of pre‐adsorbed Fn. Irrespective of the inter‐gel spacing and the presence or 
absence  of  Fn,  the  number  of  adhering  staphylococci  increases  linearly with  time,  and 
linear  least  squares  fitting was  used  to  determine  the  rate of  staphylococcal  adhesion. 
Staphylococcal  adhesion  rates were  highest  on  unpatterned  glass  and  decreased  with 
decreasing  inter‐gel  spacing.  The  normalized  adhesion  rates  obeyed  the  cumulative 
Weibull function. Values of j0 on glass in the absence and presence of adsorbed Fn and  










Figure  3  (a)  Example  describing  the  number  of  S.  aureus  8325‐4  adhering  to microgel‐
patterned  surfaces  with  different  inter‐gel  spacings  in  absence  (upper)  and  presence 
(lower) of adsorbed Fn as a function of time.  







Table  1  Initial  S.  aureus  8325‐4  adhesion  rates  on  bare  glass  in  the  absence  (‐Fn)  and 
presence  (+Fn) of  adsorbed  Fn  at  a  shear  rate of  11  s‐1  together with  scale  and  shape 






8325‐4 (‐ Fn)  24 ± 5 2.9 1.7
8325‐4 (+ Fn)  36 ± 11 1.9 0.9
 
Mammalian cell adhesion and spreading  









h, 1.5, and at 48 h, 48,  increases steadily with  increasing  inter‐gel spacing, as shown  in 
Figure 5A. 
 
After 48 h,  the U2OS cells were  fixed,  stained with DAPI and Phalloidin, and  imaged by 




not  change  significantly  over  the  48  h  time  period,  the  increase  in  surface  coverage 


































Figure 6 SEM micrograph  showing  that after 48 h of culture U2OS  cells grow over, and 




PEG‐based  coatings  are well  known  for  their  excellent  resistance  to  protein  adsorption 
and to cell adhesion. This property makes PEG‐based coatings good candidates to render 
biomaterials surfaces resistant to bacterial colonization and, hence, reduce the threat of 
BAI.  However, when  used  on  implantable  biomaterials,  continuous  PEG  coatings  exert 
insufficient attraction to mammalian cells to enable tissue integration. We have previously 




















key  factor  controlling  both  bacterial  and  mammalian  cell  adhesion  to  biomaterials 
surfaces  [22, 23].  In clinical applications proteins will  reach an  implant  surface  first and 
form an adsorbed conditioning film, which mediates subsequent interactions between the 
surface  and  approaching  bacteria  and  mammalian  cells.  The  present  studies  have 
addressed  the  issue of how  the  relative balance of non‐adhesive microgels and exposed 





the  antifouling  properties  of  PEG‐based  materials,  we  find  here  that  electron‐beam 














surface  interaction. This  can be  seen most  clearly  in  Figure 2  for patterns with a 3 m 
inter‐gel spacing where the microgels are spaced sufficiently far apart that an approaching 
micron‐sized  bacterium  can  interact  with  the  exposed  surface  exposed  between  the 
microgels.  These measurements  show  that  Fn  increases  the  strength of  the bacterium‐
surface  interaction by a factor of 5 relative to an otherwise  identical surface without Fn. 
However, the strength of the adhesive force drops dramatically as the inter‐gel spacing is 




substantially by  the PEG microgels. Finally,  since  the magnitude of  the adhesive  force  is 
small and there is no significant effect of Fn, the measurements of adhesive force with and 





Weibull  function  (Fig.  3B)  is  often  used  to model  random  events,  and  it  provides  two 
parameters,    and  ,  which  give  further  insight  into  the microbial  adhesion  process. 
Importantly, the scale parameter,  characterizing the surfaces with pre‐adsorbed Fn,  is 
1.9 m, while  that  for  surfaces without  adsorbed  Fn  it  is 2.9 m.  This  indicates  that  a 
much smaller amount of exposed substratum surface is necessary to bind an individual S. 
aureus 8325‐4 bacterium when  that surface presents Fn  relative  to one presenting bare 
glass. Furthermore, the fact that the shape factor  is larger for the Fn‐free surface again 
indicates  that  increasing  the  area  of  exposed  surface  has  a  greater  impact  on  the 
probability of adhesion onto a Fn‐free surface than onto a surface with pre‐adsorbed Fn. 











also  find  that Fn simultaneously enhances  the adhesion and spreading of osteoblast‐like 
U2OS cells. The effect of Fn on U2OS binding to microgel‐modified surfaces  is  illustrated 
by  Figure  5B, which  compares  the  change  in  fractional  surface  coverage, ,  between 
times points of 1.5 and 48 h of culture. The data from Fn‐treated surfaces were collected 
during  the  present  experiments,  and  the  data  on  Fn‐free  surfaces,  collected  under 
otherwise  identical  conditions, were  reported  previously  [10].  The  fractional  change  in 
surface coverage was calculated as 
  48  1.51.5
   (3)  
Figure 5B shows that U2OS cells avoid surfaces patterned at an inter‐gel spacing of 0.5 m, 
since    is  negative  for  such  surfaces.  It  furthermore  shows  that  the  cells  spread  on 
patterned surfaces with inter‐gel spacings of 1 m or more, since  is positive for these 
surfaces.  For  inter‐gel  spacings  of  1.5  m  or more,  Figure  5B  shows  that  the  surface 
coverage  roughly doubles  (   1 ) over  the  two‐day  culture period  irrespective of  the 
presence  or  absence  of  Fn.  There  is,  however,  a  very  significant  effect  of  Fn  on U2OS 
spreading on surfaces patterned at 1 m inter‐gel spacing.  Here  is 2.5, whereas  is 
less  than 1 on an otherwise  identical surface with no Fn.   This  finding suggests  that  the 
ability  of  Fn  to  localize  integrin  assembly  and  create  focal  contacts  is  particularly 
important within the confined area between the 400 nm diameter microgels spaced at 1 
m  intervals.  This  result  is  particularly  significant,  because  it  shows  that  the  enhanced 
bacterial adhesion due to the presence of adsorbed Fn is compensated by enhanced U2OS 
adhesion  and  spreading.  The differential  cell‐interactive property of  the  surface  is  thus 








We  have  experimentally  explored  the  emerging  concept  of  length‐scale‐mediated 









a  smaller  inter‐gel  spacing  to  achieve  a  level  of  bacterial  resistance  similar  to  that  of 
surfaces without pre‐adsorbed Fn, as shown  in previous experiments. However, because 
of  the  important  role  Fn  plays  on  mammalian‐cell  adhesion  via  the  development  of 
submicron sized focal adhesions, adsorbed Fn substantially enhances the ability of a U2OS 
cells to adhere and grow to patterned surfaces, especially when patterned at a 1 m inter‐
gel  spacing, while such patterns still  resist  the adhesion of a S. aureus strain possessing 
FnBPs.  Thus,  laterally  modulating  cell  adhesiveness  using  patterned  PEG  microgels 
provides a means with which  to develop biomaterials surfaces that  resist staphylococcal 
adhesion while simultaneously stimulating adhesion and spreading of mammalian  tissue 
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Biomaterials‐associated  infections  are  difficult  to  eradicate,  because  once  adhering 
bacteria  start  growing  and  form  a  biofilm,  they  embed  themselves  in  a  matrix  of 
extracellular  polymeric  substances,  yielding  protection  against  antibiotic  treatment  and 
the  host  immune  system.  PEGylated  surfaces  are  known  to  show  reduced  bacterial 
adhesion and delayed growth of weakly adhering biofilm, but at  the  same  time do not 
support tissue integration which protects an implant surface against infection. The aim of 
the  current paper  is  to determine whether  spatial  confinement of adhering bacteria on 
adhesive  patches  in  PEG  microgels  yields  reduced  biofilm  formation  while  favoring 
adhesion,  spreading and growth of mammalian  cells. To  this end, PEGylated  films were 
microstructured to create circular, exposed glass areas (patches) with a diameter ranging 
from 1 to 5 μm and different inter‐patch distances, resulting in adhesive area fractions of 
0.1,  0.2  and  0.35.  To  enhance  the  adhesiveness  of  the  glass,  fibronectin was  adsorbed 
onto  the patches, and adhesion and biofilm  formation of a Staphylococcus aureus strain 
possessing  Fn‐binding  proteins  was  compared  to  adhesion,  spreading  and  growth  of 
osteoblast‐like  cells. An  adhesive  area  fraction  of  0.1  proved  to  be  too  low  to  support 
tissue  integration while  bacterial  growth was  still  possible,  especially  on  the  adhesive 












against  the  host  immune  system  and  antibiotic  therapy  [1,  2].  Biomaterials‐associated 
infection (BAI) generates high costs for the healthcare system along with great discomfort 
to patients, since the treatment of BAI involves extensive antibiotic administration and is 
usually  accompanied  by  surgical  removal  and  replacement  of  the  infected  implant  or 
device. Unlike contact lenses and catheters, which temporarily contact with tissue, totally 
internal, permanent biomaterials implants like prosthetic joints and vascular grafts require 
tissue  integration,  and  there  is  thus  a  need  to  simultaneously  preserve  viable  tissue‐
implant  interactions  while  minimizing  the  probability  of  bacterial  adhesion.  However, 
biomaterial  surfaces  that  favor  tissue  integration  over  bacterial  adhesion  and  biofilm 
growth are difficult to design, since most surfaces that demonstrate bacterial repellence 
are  also  unfavorable  for mammalian  cell  adhesion,  spreading  and  growth.  Hydrophilic 




There  is an  increasing awareness  that mono‐functional  surfaces – ones  that are entirely 
cell  repulsive  or  entirely  cell  adhesive  ‐  are  inadequate  for  differentially  controlling 












Another way  to  achieve  differential  cell‐surface  interactions  is  to  exploit  the  different 
dimensions of mammalian cells and bacteria by patterning. PEG coatings, for example, can 
be used to pattern surfaces into adhesive and repulsive regions to enable mammalian cell 
adhesion,  spreading  and  growth,  while  maintaining  a  sufficient  fraction  and  spatial 
distribution of PEGylated surface to discourage bacterial adhesion. PEG can be patterned 
by a variety of techniques including micro‐contact printing [10, 11] and photolithography 
[12‐14].  PEG  micro‐  [15]  and  nano‐  [16]  structured  surfaces  demonstrated  preferred 
protein adsorption and  cellular adhesion as  compared with  continuous PEGylated  films, 
although  significantly  lower  than glass  controls  [17]. Not much work has been done on 
bacterial  adhesion  to  patterned  PEG  surfaces.  Most  of  it  lacks  quantitative  analysis 
because of  the  limitation of precise control of patterning  techniques. For example, PEG 
patterns  composed  of  microwells  as  large  as  30  ×  30  μm  squares  showed  reduced 











The  aim  of  this  study  is  firstly  to  determine whether  spatial  confinement  of  adhering 
bacteria  also  yields  reduced  biofilm  formation  after  24  h  of  growth  and  secondly  to 
optimize the conditions of spatial confinement of adhering bacteria and biofilm formation 
as  compared  with  adhesion,  spreading  and  growth  of  mammalian  cells.  To  this  end, 







enhance  the  adhesiveness  of  glass,  and  adhesion  and  biofilm  formation  of  a 
Staphylococcus aureus strain possessing Fn‐binding proteins was compared  to adhesion, 
spreading and growth of osteoblast‐like cells. Since fibronectin not only functions as a key 
adhesive  protein  for mammalian  cells,  while  being  recognized  as well  by  adhesins  on 
different  bacterial  strains,  including  the  S.  aureus  strain  used  here,  this  study may  be 






Briefly, glass slides were sonicated  in  (96%) ethanol, deep cleaned  in a Piranha solution, 
water  rinsed  and  exposed  to  an  O2  plasma  prior  to  silanization  with  2%  [v/v]  vinyl‐
methoxy siloxane (Gelest). A solution of 2 wt% PEG (6 kDa; Fluka) in tetrahydrofuran was 
used  to  make  thin  films  by  spin  casting  on  the  glass  slides.  The  film  thickness  was 
measured to be around 120 nm by ellipsometry. 
 
PEG was  locally  crosslinked during e‐beam  lithography  [21, 22]. Briefly,  spincoated PEG 
thin  film was  irradiated  in a Zeiss Auriga FIB‐SEM microscope  (point dose of 10  fC, and 













array by a 100 µm wide  strip of  silanized glass. After patterning,  substrata were  stored 
under vacuum (50 mTorr). Light microscopic images of the arrays were taken with a Nikon 





A  0.05  mL  droplet  of  Fn  (25  µg/mL  human  Fn;  Sigma‐Aldrich  BV,  Zwijndrecht,  The 




min  with  the  same  PBS  solution.  Primary  antibody  (rabbit‐anti‐human  fibronectin  Ab, 
polyclonal, dilution 1:400  in PBS) was  then adsorbed  for 30 min, and  slides were  rinsed 
again  for 3  5 min. Finally, a  fluorescent  secondary antibody  (FITC conjugated Donkey‐







80°C  in  tryptone  soy  broth  (TSB;  Oxoid,  Basingstoke,  United  Kingdom)  containing  7% 
dimethyl sulfoxide (Merck, Germany). For culturing, S. aureus were incubated on TSB agar 
plates  overnight  at  37°C.  Subsequently,  one  bacterial  colony was  grown  in  10 mL  TSB 














Bacterial  adhesion was  studied  in  a  parallel  plate  flow  chamber  [24]  on  PEG‐microgel 
patterned glass slides, after 30 min of Fn pre‐adsorption.  Initial staphylococcal adhesion 
was monitored by digital phase‐contrast microscopy (Olympus BH‐2; 40× objective). After 
removing air bubbles  in  the  tubing by  flowing PBS,  the S. aureus suspension  in PBS was 
perfused  through  the  chamber  (11  s‐1  shear  rate)  for 3 h at  room  temperature.  Images 
were taken from each PEG‐microgel patterned square and from surrounding unpatterned, 






h. A heating element was used  to keep  the  chamber  temperature at 37  °C. After 24 h, 
another  30 min  of  PBS washing  (shear  rate  =  11  s‐1) was  carried  out  before  fixing  the 
biofilm  with  2%  glutaraldehyde  in  0.1  M  cacodylate  buffer.  For  scanning  electron 
microscopic  (SEM)  observation,  slides  were  further  fixed  with  OsO4  (1%  in  0.1  M 
cacodylate  buffer)  for  1  h,  and  then  dehydrated  using  an  ethanol  series.  Slides were 




U2OS  osteosarcoma  cells  were  cultured  in  low‐glucose  Dulbecco’s  Modified  Eagles 





ascorbic acid‐2‐phosphate. U2OS  cells were maintained  in T75  culture  flasks at 37  °C  in 
humidified  5%  CO2  and  harvested  at  90%  confluency  using  trypsine/ethylenediamine–
tetra‐acetic  acid.  The  harvested  cells  were  diluted  to  6  x  105  cells/mL.  U2OS  is  an 
immortalized  human  cell  line  derived  from  osteosarcoma  cells  and was  chosen  from  a 
broad  selection  of  human  osteoblastic  cell  lines  used  previously  [25].  It  has  been 




were studied by  in situ phase‐contrast  imaging  in the parallel plate flow chamber and by 
ex  situ  immunofluorescence  imaging.  The  flow  chamber  was  maintained  at  37  °C 
throughout  the  experiments.  Once  fully  filled  and  free  of  air‐bubbles,  a  U2OS  cell 
suspension  in  cell  culture medium  (DMEM  + 10%  FBS) was  introduced. After  filling  the 




through  the  flow chamber at 0.14 s‐1 shear  rate  for 48 h. After 48 h  the substrata were 
removed,  fixed twice  in 30 mL of 3.7%  formaldehyde  in cytoskeleton stabilization buffer 
(CS; 0.1 M Pipes, 1 mM EGTA, 4% (w/v) PEG 8000, pH 6.9), incubated in 0.5% Triton X‐100 
(3 min), rinsed with PBS, and stained for 30 min in 5 mL PBS containing 49 µL DAPI and 2 






Figure  1  demonstrates  the  surface morphology  of  the  PEG‐microgel  patterns  obtained 



















adhering  staphylococci on  the patterned area,  regardless of whether adhesion occurred 
within  the  adhesive  patch  or  on  the  surrounding  PEG.  At  the  highest  adhesive  area 
fraction, the numbers of adhering staphylococci clearly increase with increasing diameter 
of  the adhesive patch, while at  lower adhesive area  fractions  (0.1 and 0.2) a clear trend 
with the patch diameter is more difficult to discern. Interestingly, overall the reduction of 
















in Figure 3  for  two different patterns  (χ = 0.35,  = 3 m and 5 m). Thick biofilms are 
visible on the silanized glass outside the patterns, while growth is largely confined to the 
adhesive areas  in  the patterned  region. The effect of confinement  for different patterns 
on bacterial growth is described in Table 1, which summarizes the ratio of the number of 
bacteria growing inside the patches to the total number of bacteria on a pattern. It can be 
seen  that adhesive patches of 1  μm gave  the highest  inhibition of bacterial growth and 








expressed  as  the  ratio  between  the  numbers  of  bacteria  on  the  adhesive  areas  and 
surrounding PEG‐films, for patterns with different adhesive area diameters α and surface 
adhesive  fractions  χ.  For  calculation  of  the  confinement  ratios,  the  numbers  of 
staphylococci on the adhesive patches was divided by the total number of bacteria on a 












χ  0.1 0.2 0.35 

























Figure  4 U2OS  cell  surface  coverage  after  1.5  h  on  fibronectin  adsorbed  PEG‐microgel 








on  the pattern with  the  smallest patch diameter, as we  can also  see  in  Figure 6. Patch 
patterns with smaller diameters and the lowest adhesive area fraction (0.1) show negative 








Figure 5 U2OS cell adhesion after 1.5 h  (upper panel,  images taken  from phase contrast 





In  order  to  evaluate  the  merits  of  the  different  patterns  with  respect  to  confining 
staphylococcal growth and mediating tissue integration, the percentage change in surface 
coverage by U2OS cells after 48 h of growth has been plotted as a function of the increase 




integration.  The  trend‐lines  show  that  strong bacterial  growth  and  reduced  cell  growth 
rotate  the  trend  line  in an undesired  clockwise direction  for patterns with  the  smallest 







Figure 6 The percentage  increase  in surface coverage by U2OS cells as a  function of  the 
increase in the number of staphylococci during growth on the different patterns over the 








facilitate  tissue  integration  and  reduce  bacterial  growth.  The  surfaces  consisted  of 
adhesive  patches with  adsorbed  Fn  surrounded  by  continuous  PEG  film with  different 
patch diameters and spacings yielding adhesive area fractions ranging from 0.1 to 0.35. An 
adhesive  area  fraction  of  0.1  proved  to  be  too  low  to  support  tissue  integration while 
bacterial growth was  inhibited due  to both  the effect of  the non‐adhesive PEG  film and 
also bacterial confinement to the adhesive patches. Increasing the adhesive area fraction 

















Bacteria  adhere  and  grow  to  virtually  all  surfaces.  Biofilms  have  even  been  grown  on 
PEGylated  surfaces  although,  in  general,  the  continuous, highly hydrated  and  extended 
polymer chains of PEGylated surfaces exert an extremely  low attraction to proteins, cells 
and bacteria [30, 31]. Indeed, bacterial growth on monofunctional PEGylated surfaces was 
strongly  delayed  with  respect  to  growth  on  uncoated  silicone  rubber  surfaces  [30]. 
Consistent  with  this  previous  observation,  also  in  the  present  study  massive  biofilm 
growth  can  be  observed  next  to  the  PEG‐microgel  patterns  that  tend  to  overgrow  the 
PEGylated  film  (Figure  3).  Biofilms  do  not  only  show  a  delayed  growth  on  PEGylated 
surfaces  but  also  adhere  weakly,  and  minor  increases  in  shear  rate  have  been 
demonstrated  to  be  sufficient  to  remove  biofilms  adhering  to  PEGylated  surfaces  and 
prevent bacterial adhesion  [32]. This may explain why on PEG‐microgel patterns we see 
bacterial  growth  confined  to  the  adhesive  patches.  Confined  growth  will  have  been 
enhanced by adsorption of Fn to the patches and the use of a staphylococcal strain that 
has a high affinity for Fn. Owing to their  larger dimensions and depending on the size of 










the opportunity  to develop  into  their protective biofilm mode of  growth. Alternatively, 
tissue integration provides protection against BAI, but this is especially so for bacteria that 
spread  through  a haematogenous  route  toward  an  implant or device  surface  [33].  The 
conditions of confinement of growth of per‐operatively  introduced bacteria versus tissue 











the  substratum  [34].  Therefore  confined  growth  of  bacteria  on  PEG‐microgel  patterns 




By  introducing  PEG‐microgel patterns with different  diameters  of  the  adhesive patches 
and  different  adhesive  area  fractions, we  have  demonstrated  that  bacterial  growth  is 
confined  to  the  adhesive  areas  while  at  the  same  time  the  adhesive  areas  provide 
sufficient  strongholds  for  mammalian  cells  to  adhere,  spread  and  grow,  when  the 
adhesive  area  diameter  and  fraction  are  sufficiently  high.  The  conditions  of  bacterial 






staphylococcal  strain  that  utilizes  the  same  peptide  sequence  for  their  adhesion  as 
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regulate  their  interactions  with  physiological  systems.  Yet,  biomaterial‐associated 




microorganisms  through  different  routes  as  e.g.  direct  contamination  of  the  implant 
surface  during  surgery  (peri‐operative  contamination)  or  contamination  during 
hospitalization  (post‐operative  contamination). Whether or not microbial  contamination 
eventually results  in BAI, depends on the outcome of the so‐called  ‘race  for the surface’ 
between successful tissue  integration of the  implant surface and biofilm formation [2]. If 
tissue cells win this race, the implant surface will be covered by a cellular layer and is then 
less  vulnerable  to  biofilm  formation.  Alternatively,  in  the  inverse  case,  bacteria  will 
colonize  the  implant  surface  and  thus  tissue  cell  functions  are  hampered  by  bacterial 
virulence factors and excreted toxins [2‐4].  
 
Staphylococcus  epidermidis and  Staphylococcus aureus are  the most  frequently  isolated 
pathogens  from  infected  biomaterials  implant  surfaces  [2,  5],  whereas  S.  aureus  is 
detected  in  approximately  23%  of  infections  associated with  prosthetic  joints  [6].  The 
pathogenesis  of  BAI  is  complex  and  depends  on  factors  such  as  bacterial  virulence, 
physico‐chemical properties of the biomaterial surface and alterations in the host defense 
[7].  Following  biomaterials  implantation,  tissue  trauma  and  injury  trigger  a  cascade  of 
events  that  activate  the  immune  system  [8].  Macrophages  are  one  of  the  most 
predominant immune cells that arrive within minutes to hours at an implant site and can 
remain  at  a  biomaterials  surface  for  several  weeks  to  orchestrate  the  inflammatory 
process and foreign body reactions [8]. During infection, macrophages detect bacteria via 





macrophages  ingest  pathogens  and  activate  cellular  functions  such  as  proliferation, 
secretion  of  proteins  and  cytokines,  and  respiratory  burst  to  destroy  phagocytized 
microorganisms and recruit other cells from the adaptive  immune system [9]. Therefore, 






cells while  simultaneously  reducing microbial  colonization  is  required.  In  our  previous 
study  (Chapter  5),  we  observed  that  adhesive  patches  of  varying  diameters  showed 
confined  bacterial  adhesion  and  growth  at  patterned  surfaces with minimally  adhesive 
fractions ( 0.35). Interestingly, mammalian cell adhesion, spreading and growth were still 
favored on those patterns. Based on those results, we hypothesize that confined bacterial 
growth  in  the  adhesive  patches  can  be  advantageous  for macrophages  in  clearance  of 
bacteria  from  the biomaterials surface. We chose an adhesive patch size of 5 m  () to 







Briefly,  glass  slides were  sonicated  in 96% ethanol, deep  cleaned  in a Piranha  solution, 
water rinsed and exposed to an O2 plasma prior to silanization with 2% (v/v) vinyl‐methoxy 








PEG was  locally crosslinked during e‐beam  lithography  [16, 17]. After e‐beam exposure, 
the  slides  were  washed  in  Milli‐Q  water  for  30  min  to  remove  unexposed  PEG.  The 
resulting surface consisted of silanized glass between surface‐bound patterned PEG thin‐
film gel. Patterned areas were made as 200  μm × 200  μm  squares of PEG  thin‐film  gel 






the  arrays  were  taken  with  a  Nikon  Eclipse  E1000.  The  film  thickness  after  e‐beam 
irradiation and cleaning with deionized water was determined by atomic force microscopy 






‐80  °C  in  tryptone  soy  broth  (TSB; Oxoid,  Basingstoke, United  Kingdom)  containing  7% 
dimethyl sulfoxide (Merck, Germany). For culturing, S. aureus was incubated on a TSB agar 
plate overnight at 37 °C. Subsequently, one bacterial colony was precultured in 10 mL TSB 
batch culture overnight with constant  rotation. Each preculture was used  to  inoculate a 
main culture of 190 mL TSB. After approximately 2 h, representing early stationary phase 
bacteria  with  peak  expression  of  FnBPs  in  S.  aureus  8325‐4  [18],  staphylococci  were 
harvested  by  centrifugation  at  6500g  for  5 min  at  10  °C  and  washed  twice  in  sterile 
phosphate‐buffered  saline  (PBS;  10 mM potassium phosphate  and  0.15 M NaCl, pH  7). 
Bacterial aggregates were broken by mild, intermittent sonication on ice for 3 × 10 s at 30 








Germany) were  routinely  cultured  in DMEM‐high  glucose  supplemented with  10%  FBS.  
Macrophages were maintained  at  37  °C  in  a  humidified  atmosphere with  5%  CO2,  and 
passaged  at  70–80%  confluency  by  scraping.  The harvested  cells were  counted using  a 





a  parallel‐plate  flow  chamber,  equipped  with  heating  elements  and  kept  at  37ºC 
throughout  the experiments. Prior  to each experiment,  all  tubes and  the  flow  chamber 
were filled with sterile PBS, taking care to remove all air bubbles from the system. Once 
the  system  was  filled,  and  before  the  addition  of  the  bacterial  suspension,  PBS  was 
allowed to flow through the system at a shear rate of 11 s‐1. Then, a bacterial suspension 



















enter the  flow chamber. Once  the entire volume of culture medium  inside  the chamber 
was  replaced  by  the  J774A.1  suspension,  flow was  stopped  for  2  h  in  order  to  allow 
macrophages  to  adhere  to  the  substratum  surface.  Subsequently, macrophage‐bacteria 
interactions were  followed  real‐time with a CCD camera  (Basler AG, Germany) mounted 
on a phase‐contrast microscope Olympus BH‐2 (Olympus, Germany). We use the change in 
number  of  adhering  bacteria  per  unit  area  before  and  after macrophage  insertion  to 
evaluate macrophage  engulfment  for  both  the  patterned  surface  and  bare  glass.  The 
number of bacteria engulfed per macrophage was normalized with respect to the number 














In  order  to  study  the  interactions  between  bacteria  and macrophages  in  vitro  on  PEG‐
patterned surfaces, bacteria were firstly introduced to PEG‐patterned surfaces for a period 
of  30  min  under  flow  prior  to  adding  macrophages,  mimicking  the  situation  of  peri‐
operative  bacterial  contamination  of  implant  surfaces  [19]. As  shown  in  Figure  1,  bare 
glass  showed  the highest number of bacteria per unit area  compared  to  the patterned 
surfaces. The  reduction  in bacterial deposition on patterned surfaces was mainly due  to 
reduced adhesive surface exposed for the bacterial interaction and the PEGylated surface 
effectively prevented bacterial adhesion. Similar observations were reported in a previous 








Table  1 Adhesion and  growth of  S. aureus 8325‐4 on different  surfaces before  (N) and 








N (105/cm2)  8.69 2.18 0.92 
N2h (105/cm2)  4.40 1.63 0.60 
Macrophages (104/cm2)  5.19  3.50  4.75 
Bacteria/Macrophage  8.3 1.6 0.7 







distance was  shown  in  Figure  2. Macrophages  showed  better migration  on  patterned 
surfaces  compared  to  bare  glass,  similar  to  what  Saldarriaga  Fernandez  et  al.  [21] 
observed. They found that macrophage migration towards bacteria and phagocytosis was 










number  of  bacteria  removed  in  the  presence  of macrophages  by  the  total  number  of 
macrophages on each patterned surface or bare glass surface. These results were further 
normalized  taking  into  account  the number of bacteria  adhering on  the  surface before 
insertion of macrophages (see also Table 1). This then shows that the removal of bacteria 
from  the  surface  by  macrophages  is  happening  with  the  same  probability  for  both 
patterns (7 x 10‐6 cm2), while on bare glass, bacteria are being eliminated from the surface 
a bit faster (1 x 10‐5 cm2) compared to the patterns. An obvious explanation could be that 
on  bare  glass  S.  aureus  were  abundantly  present,  while  on  patterned  surfaces, 
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Infection  is  the  leading  cause  of  failure  in  permanent  biomaterial  implants,  and  its 
incidence  will  increase  as  bacterial  resistance  to  antibiotics  continues  to  increase. 
Prevention of biofilm  formation on biomaterials  implant  surfaces  is  the most advocated 
way of reducing the risk of implant infection. Microbial adhesion is the first step in biofilm 
formation  on  and  pathogenesis  around  a  biomaterials  implant. Nowadays  biomaterials 
coatings  are mainly  developed  to  inhibit microbial  adhesion,  but  often  only  allow  very 
little  or  no  tissue  integration  [1,  4].  In  this  thesis,  a  change  in  paradigm  is  proposed, 




We  have  prepared  bi‐functional,  differentially  adhesive  surfaces  based  on  patterning 
surfaces with controlled combinations of protein/cell adhesive and non‐adhesive features. 
In the concept of the race for the surface, as forwarded by A.G. Gristina in the late 1980’s, 
the  competition between microorganisms  and  tissue  integration  is determinant  for  the 
ultimate fate of a biomaterials  implant  in the human body [1]. Here, we  investigated the 


























patterned  surfaces  showed  significant  inhibition  (>  75%)  of  bacterial  deposition, while 
better mammalian  cell  adhesion was maintained  as  compared  to  a  bare  glass  surface. 
These monoculture results were used to find the optimal inter‐gel spacings for co‐cultures. 
Following the in situ monoculture results, we studied the race for PEG‐microgel patterned 
surfaces  in  co‐culture  experiments  between  bacteria  and mammalian  cells  based  on  a 
peri‐operative  contamination model.  In  this  pilot  study,  staphylococci were  allowed  to 
adhere  prior  to U2OS  cell  adhesion  and  spreading, which mimics  the  situation  of  peri‐








On patterns with a 1.5 μm  inter‐gel spacing, cells remained spread  for at  least 450 min, 
similar as on glass. However, on all surfaces we observed cell death after 900 min, in line 







Co‐culture  experiments  with  a  less  virulent  Staphylococcus  epidermidis  ATCC  35983 
showed survival of U2OS cells at  least  for 48 h  (Figure 3).  It  is of  interest to notice  from 
Figure  3,  that  cells  spread  equally well  on  1.0  to  1.5  m  patterns  as  on  glass,  but we 
observed  far  less  bacteria  on  the  patterns  than  on  glass.  However,  the  co‐culture 
experiments  were  less  decisive  with  respect  to  the  benefits  of  the  bi‐functional  PEG‐
microgel patterns than we had hoped, which we attribute to the use of multiple patterns 









patterns and a  large  surrounding  glass  surface  in a  single experiment  impeded us  from 
obtaining co‐culture data pertinent to one pattern only. There is influence of toxins from 







S.  epidermidis.  These  observations  are  also  consistent  with  clinical  findings  that 
biomaterials‐associated‐infection due  to  S. aureus and Pseudomonas aeruginosa usually 
progresses much more  aggressively  than  those  caused  by  S.  epidermidis  [11,  12].  In  a 
similar study  involving highly virulent S. aureus and P. aeruginosa, death of all adherent 
U2OS  cells  on  PMMA was  observed within  24  h  despite  the  suspected  removal  of  the 
majority of the bacterial toxins by flow [9].  
 
A main  theme of  this  thesis  centered on  the  role of  lateral modulations  in  surface  cell 
adhesiveness  in  differently  controlling  the  interactions  between  synthetic  surfaces  and 
different  cell  types. We  have  demonstrated  that U2OS  cells  could  bridge  non‐adhesive 
PEG‐microgels with inter‐gel spacing equals to the length scale of a single bacterium while 
the same kind of patterns  inhibit bacteria adhesion  (Chapter 3 and 4). We attribute this 
effect  to  fundamental differences  in  the physiology,  size, and  structure of  staphylococci 
and mammalian cells (Chapter 3). Staphylococci are spherically shaped, are about 1 µm in 
diameter, and have relatively strong cell walls with little plasticity. They are thus unable to 







conform  to  surfaces modulated  at  sub‐cellular microscopic  length  scales.  Furthermore, 
mammalian  cells  such  as  osteoblasts  and  fibroblasts  bind  to  external  surfaces  –  both 









The differential  effect  from  length  scale mediation  is not only  significant between  very 
different  cell  types  such  as  microbial  and  mammalian  cells.  As  shown  in  Figure  4A, 






the  patterned  surface while  astrocyte  adhesion  and  growth was  inhibited  (not  shown) 
when  inter‐gel  spacing equals  to 2 m.  In our  research, patterns with a 2 m  inter‐gel 
spacing  show  differential  adhesion  of  S.  epidermidis  and  U2OS  cells  (Figure  4B).  The 
mammalian U2OS cell  is able to grow right over the non‐adhesive microgels and exhibits 
extended  filipodia  that  preferentially  bind  to  adhesive  sites  on  the  surface  in  between 
non‐adhesive microgels. Despite a larger size of single PEG‐microgels (slightly smaller than 





sizes,  there  is  a  size  effect  that  regulates  differential  adhesion  of  microbial  versus 
mammalian  cells  and  between  different  types  of  mammalian  cells.  A  precise  spatial 
controlled patterned  surface  could  serve as a potential model  to  solve  the  general and 
fundamental problem of how to create surfaces that differentially  interact with different 
cell  types  in biomaterials  science. Moreover, when optimal dimensions of such patterns 





cell  responses  to  PEG‐patterned  adhesive  patches  (chapter  5),  we  were  interested  in 
finding  out  the  interactions  between  bacteria  and  immune  cells  on  PEG‐patterned 
adhesive patches which had  constrained  effect  for bacteria  growth. Macrophages have 
been demonstrated to be more mobile on PEGylated surfaces due to their  low adhesion 
forces with the substratum [16] and were therewith more effective in removing adhering 
bacteria.  We  were  not  able  in  the  present  study  to  demonstrate  an  advantage  of 
increased mobility of macrophages on PEG‐microgels with adhesive patches as compared 








were more effective  in  reducing bacterial  adhesion  than bare  surfaces. Future  research 
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In  chapter  1, we  postulated  that  anti‐adhesive  coatings may  be  of  value  for  particular 
applications  such  as  urinary  or  intravenous  catheters,  contact  lens  cases,  and  voice 




immune  response,  and  stimulate  tissue  integration, which  could  ultimately  reduce  the 
threat of bacterial colonization of an implant surface.  
 
To  develop  multi‐functional  surfaces,  we  used  electron‐beam  lithography  to  develop 
precise PEG‐microgel patterns to control the  interfacial behavior with multiple biological 
components  (chapter  2).  Importantly,  we  needed  to  identify  the  most  appropriate 
electron‐irradiation  conditions  to  create  PEG‐microgels  with  high‐swelling  behavior  in 
order  to  repel  proteins  and,  consequently,  cells. We  thus  studied  electron‐irradiation 
conditions  using  different  electron  energies  (2‐30  keV)  and  different  electron  doses 
(0.005‐500  fC/dot). We characterized  the  resulting patterned  surfaces using a variety of 
different microscopic  techniques. Most  significant, was  the use of  immuno‐fluorescence 
imaging to determine the extent of fibronectin adsorption onto patterned surfaces. There 
are different ranges of exposure conditions to create microgels of varying sizes with non‐










to  provide  high  resolutions,  it  can  decrease  the  proximity  effect  dramatically  and 
maximally preserve the anti‐adhesive property of PEG. 
 
Subsequently,  with  the  optimized  PEG‐microgel  fabricating  parameters,  we  created 
surfaces  with  submicron‐sized,  non‐adhesive  microgel  patterns  on  an  otherwise  cell‐
adhesive  surface  in  order  to  determine  up  to  what  extent  such  surfaces  can 
simultaneously  promote  tissue  integration  while  reducing  the  probability  of  infection 
(chapter 3). Quantitative force measurements between a staphylococcus and a patterned 
surface  showed  that  the  adhesion  strength  decreased  significantly  at  inter‐gel  spacings 
comparable to bacterial dimensions. Time‐resolved flow‐chamber measurements showed 
that  the microbial deposition  rate dramatically decreased with  respect  to a decrease  in 
inter‐gel  spacing.  Importantly,  the  adhesion  and  spreading  of  osteoblast‐like  cells was 
preserved despite the sub‐cellular non‐adhesive surface features. Since such length‐scale‐
mediated  differential  interactions  do  not  rely  on  antibiotics,  this mechanism  could  be 




and microbial‐surface  interactions,  it  did  not  address  how  these  interactions would  be 
affected  by modulations  in  the  cell  adhesiveness  of  the  underlying  glass  substratum. 
Therefore, we  advanced  this mechanism  of  length‐scale‐mediated  differential  adhesion 
under  the  more  rigorous  condition  where  modulated  surfaces  were  pre‐exposed  to 
fibronectin  (Fn) and probed by a  Fn‐binding  S. aureus  in  chapter  4. Non‐adhesive PEG‐
microgels were patterned at  inter‐gel spacings between 0.5 to 3.0 m on glass, and  the 





microscope with  a  single‐bacterium  probe  showed  that  the  adhesion  force  between  S. 
aureus  8325‐4, which  is  known  to  possess  FnBPs,  and  a modulated  surface  increased 
substantially when  the  surface was  coated with  Fn  but  still  decreased with  decreasing 
inter‐gel spacing. Time‐resolved  flow‐chamber measurements also showed a decrease  in 
staphylococcal  adhesion  rate with  decreasing  inter‐gel  spacing  on  the  Fn‐coated  glass. 
Nevertheless,  osteoblast‐like  cells  could  bind  to modulated  surfaces  despite  the  non‐
adhesive microgels. Pre‐exposure  to Fn  substantially amplified  this effect. After 48 h of 


























formation  while  mammalian  cells  can  still  anchor  on  those  adhesive  Fn  patches,  we 
further  postulated  that  confinement  of  bacteria  by  the  adhesive  patches  could  be 
advantageous for macrophages in the clearance of bacteria from the biomaterial surface. 
We tested this hypothesis in chapter 6, but the pilot study carried out was too limited to 
gain  sufficient evidence  to  fully evaluate  this hypothesis. Results  revealed  that bacterial 
growth  was  confined  to  patches  and  macrophage  migration  towards  bacteria  and 
subsequent engulfment was observed. A slightly higher removal of S. aureus was observed 
on  surfaces  with  5  m  patch  size  and  2.5  m  inter‐patch  distance  compared  to  the 
patterned  surfaces with  10  m  inter‐patch  distance. However,  the  average  number  of 




In  the  general  discussion  (chapter  7),  we  explain  why  co‐culture  experiments  on  the 
simultaneous  interaction  of  bacteria  and mammalian  cells with  the  patterned  surfaces 
were  difficult  to  carry  out.  Pilot  experiments  failed  to  demonstrate  benefits  of  the 
patterned  surfaces  in  the  race  for  the  surface,  probably  because  we  were  unable  to 
pattern  the entire substratum area with one and  the same pattern. Hence, cross  talk of 
bacterial  toxins occurred between patterned  areas  and  the uncoated  glass  surrounding 
the patterns. This cross talk impeded reliable measurements of simultaneous interactions. 
However, we  observed  that  osteoblast‐like  cell  killing was  dependent  on  the  virulence 
factor of pathogens. Osteoblast‐like cells were able  to survive  longer  in  the presence of 
adhering S. epidermidis  than  in  the presence of more virulent  S. aureus.  It  is  suggested 















Infecties  zijn  de  belangrijkste  oorzaak  voor  het  falen  van  een  implantaat  of  apparaat 
gemaakt  van  een  biomateriaal,  ondanks  decennia  van  onderzoek  naar  het  ontwikkelen 
van  anti‐hechting  coatings. Het  doel  van  dit  proefschrift was  het  onderzoeken  van  het 
mogelijk gunstige effect van ruimtelijk gemodificeerde, anti‐hechting polyethyleen glycol 
(PEG)‐microgel patronen op de hechting van micro‐organismen, de hechting en spreiding 




bepaalde  toepassingen,  zoals  intraveneuze  katheters,  contactlensdoosjes  en  stem 
protheses.  Echter,  het  paradigma  onderliggend  aan  het  ideale  biomateriaal  om  biofilm 
formatie op geheel interne, permanente implantaten te voorkomen, moet veranderen als 
we  de  incidentie  van  biomateriaal‐geassocieerde  infecties  effectief  willen  verlagen.  Er 
zullen  multifunctionele  coatings  ontwikkeld  moeten  worden  die  anti‐hechting  en 
antimicrobiële  eigenschappen  bevatten,  de  juiste  immuunrespons  opwekken  en 
weefselintegratie  stimuleren, wat uiteindelijk de dreiging  van bacteriële  kolonisatie  van 
het implantaat oppervlak zou kunnen verminderen. 
 
Om  multifunctionele  oppervlakken  te  ontwikkelen  hebben  we  elektronenbundel 
lithografie gebruikt om nauwgezette PEG‐microgel patronen te creëren om het gedrag van 
meerdere  biologische  componenten  met  het  interface  te  beheersen  (Hoofdstuk  2). 
Belangrijk was dat we  in  staat waren de meest geschikte elektronenbundel  condities  te 
identificeren, om PEG‐microgels te maken die een hoge mate van zwelling vertonen zodat 
ze de hechting van eiwitten, en daarmee ook van cellen, zouden verhinderen. Vandaar dat 
we  de  elektronenbundel  condities  hebben  onderzocht  met  behulp  van  verschillende 
elektron energieën  (2‐30 keV) en verschillende doses elektronen  (0.005‐500  fC/dot). We 
hebben de hieruit  resulterende  oppervlakte patronen  gekarakteriseerd met behulp  van 






werd  bepaald.  Er  zijn  meerdere  stralings  condities  die  gebruikt  kunnen  worden  om 
microgels met  anti‐hechting  eigenschappen  te  produceren  van  verschillende  groottes. 
Immunofluorescentie  toonde  aan  dat  verstrooiing  van  de  elektronenbundel  een  dunne 
laag  licht  gecrosslinkt  PEG  kon  generen  die  het  interactieve  volume,  dat  bij  normale 
metingen naar de oppervlakte structuur niet wordt waargenomen, vergrootte. Een hoog 
energetische  elektronenbundel  van  30  keV minimaliseerde de  voorwaartse  verstrooiing 
op  onze  dunne  PEG  film  (120  nm)  en  leidde  vervolgens  tot  PEG  gels  met  kleine 
interactieve volumes bij een lagere elektron doses. Hoewel een lage elektron energie (< 5 
keV)  geen  goede  optie  is  voor  hoge  resolutie  lithografie  op  industriële  schaal,  kan 




microgels,  een  oppervlak  gecreëerd  met  anti‐hechting  microgel  patronen  op  een 
oppervlak welke normaliter de hechting van cellen toelaat, om op die manier te bepalen 
tot  op welke  hoogte  een  dergelijk  oppervlak weefselintegratie  kan  bevorderen  terwijl 
tegelijkertijd  de  kans  op  infectie  verlaagd  wordt  (Hoofdstuk  3).  Kwantitatieve 
krachtmetingen  tussen  een  stafylokok  en  een  microgel  oppervlak  laten  zien  dat  de 
hechtingskracht  significant  daalde  wanneer  de  afstand  tussen  opeenvolgende  gels 
vergelijkbaar  was  met  de  grootte  van  een  bacterie.  Metingen  in  een  parallelle  plaat 
stroom kamer toonden aan dat de initiële hechting van bacteriën drastisch afnam met het 
kleiner worden  van  de  afstand  tussen  opeenvolgende  gels.  Belangrijk  is  dat  hierbij  de 
hechting en spreiding van osteoblast‐achtige cellen nog steeds mogelijk was ondanks de 
anti‐hechting  eigenschappen  van  het  oppervlak.  Aangezien  zulke  lengteschaal 
gemedieerde differentiële  interacties niet gebaseerd  zijn op het gebruik van antibiotica, 
zou dit mechanisme vooral van belang kunnen zijn  in het verminderen van biomateriaal‐






Terwijl  het  bovenstaande  werk  succesvol  was  in  het  aantonen  van  differentiële 
weefselcel‐ en microbiële‐oppervlakte interacties, is geen aandacht besteed aan hoe deze 
interacties beïnvloed worden door aanpassingen in de cel hechting eigenschappen van het 
onderliggende  glas. Daarom hebben we dit mechanisme  van  lengteschaal  gemedieerde 
differentiële  hechting  gebruikt  onder  meer  ingrijpende  omstandigheden,  waarbij  de 
gemoduleerde  oppervlakken  eerst  werden  blootgesteld  aan  fibronectine  (Fn)  en 
vervolgens werden onderzocht met een aan Fn hechtende S. aureus stam (hoofdstuk 4). 
Anti‐hechting  PEG‐microgels  werden  aangebracht  op  glas  met  een  afstand  tussen 
opeenvolgende gels variërend van 0.5  tot 3 µm en de oppervlakken werden vervolgens 
gecoat met  Fn. Kwantitatieve metingen met  behulp  van  atomische  kracht microscopie, 





hechting  van  de  stafylokok met  afnemende  afstand  tussen  opeenvolgende  gels  op  Fn 
gecoat glas. Desalniettemin waren osteoblast‐achtige cellen nog steeds in staat te hechten 
aan  het  gemoduleerde  oppervlak,  ondanks  de  anti‐hechting  microgels.  Het  vooraf 
blootstellen aan Fn versterkte dit effect substantieel. Na 48 h groei was het, dankzij Fn, 
voor  osteoblast‐achtige  cellen  mogelijk  om  te  hechten  aan  en  te  spreiden  op 
oppervlakken met microgels waarbij de afstand tussen opeenvolgende gels slechts 1 µm 
bedroeg.  Dit  toont  aan  dat  zelfs  wanneer  de  aandrang  om  te  hechten  aan  een 
gemoduleerd  biomateriaal  oppervlak  verhoogd werd  door  het  blootstellen  aan  Fn,  een 
moduleringsruimte van 1 µm overbleef om  integratie van het  implantaat  te bevorderen 
terwijl tegelijkertijd de kans op infectie verkleind werd. 
 







gecreëerde oppervlakken  zijn onderzocht betreffende het  effect op  zowel bacteriën  als 
weefselcellen. PEG films werden bewerkt om een ronde microstructuur te verkrijgen van 
blootgelegde  glas  patronen  (patches) met  diameters  van  1  tot  5  µm  en  verschillende 
afstanden  tussen  deze  glas  patronen,  wat  uiteindelijk  resulteerde  in  een 












Op basis van de  resultaten  in hoofdstuk 5, die  tonen dat PEG‐microgel patronen biofilm 
formatie  remmen  terwijl weefselcellen  goed  in  staat waren  te  hechten  op  de met  Fn 
gecoate gebieden, stelden we dat het feit dat de hechting van bacteriën beperkt bleef tot 
hechting op de glas patronen  voordelig  kan  zijn  voor macrofagen bij het opruimen  van 
bacteriën  van  het  biomateriaal  oppervlak.  In  hoofdstuk  6  hebben we  deze  hypothese 
getest. Echter, de eerste experimenten die we hebben uitgevoerd waren  te gelimiteerd 
om  voldoende  bewijs  te  verzamelen  om  de  hypothese  goed  te  kunnen  evalueren.  De 
resultaten  toonden dat de groei van bacteriën beperkt bleef  tot de hechting op de glas 
patronen en dat macrofagen  richting de bacteriën migreerden waarna  fagocytose werd 
waargenomen.  Er werd meer  fagocytose  van  S.  aureus waargenomen  op  oppervlakken 
met 5 µm grote glas patronen en 2.5 µm afstand  tussen opeenvolgende glas patronen, 






dan  op  patroon  oppervlakken. Na  2  uur macrofaag‐bacterie  interacties was  het  aantal 
bacteriën op het oppervlak met patronen lager dan op kaal glas. 
 
In  de  algemene  discussie  (hoofdstuk  7)  leggen we  uit waarom  experimenten, waarbij 
bacteriële en cellulaire co‐culturen werden gebruikt om de interactie tussen bacteriën en 
weefselcellen  gelijktijdig  te  bestuderen,  zo  moeilijk  waren  om  uit  te  voeren.  Eerste 
experimenten  slaagden  er niet  in de meerwaarde  van de patroon oppervlakken  in  ‘the 
race  for  the surface’  te  laten zien. Dit komt waarschijnlijk omdat we er niet  toe  in staat 





sterke mate  afhankelijk was  van  de  virulentie  van  de  gebruikte  bacteriën.  Osteoblast‐
achtige cellen waren  in  staat  langer  te overleven  in de aanwezigheid van S. epidermidis 
dan  in  de  aanwezigheid  van  de  meer  virulente  S.  aureus.  Wij  stellen  dat  co‐cultuur 
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